Применение конечно-элементных моделей для биомеханической оценки фиксации перелома с помощью пластины остеосинтеза by Никитин, А. В. & Михасев, Г. И.
ПРИМЕНЕНИЕ КОНЕЧНО-ЭЛЕМЕНТНЫХ МОДЕЛЕЙ
ДЛЯ БИОМЕХАНИЧЕСКОЙ ОЦЕНКИ ФИКСАЦИИ ПЕРЕЛОМА 
С ПОМОЩЬЮ ПЛАСТИНЫ ОСТЕОСИНТЕЗА
Никитин А.В., Михасев Г.И.
Белорусский государственный университет^ Минск
The a rtic le  represen ts stu dy  on per i-a r ticu la r  implant. In this paper , w e fo c u se d  on design  o f  or­
th opedic  im plant that f i ts  a  m axim um  p ercen ta g e  o f  the p rox im a l bone shape. The fin ite  elem ent analysis 
is p er fo rm ed  to  an alyze the b iom ech an ica l perform ance o f  the bone/im plan t construct. The m echanical 
behavior o f  left tib ia  is com pared  f o r  different im plant's p lacem ents.
Постановка проблемы
Перелом большеберцовой кости, в особенности ее проксимальной части, 
приводит к довольно нестабильному состоянию пациента [5], [17]. Такой вид пе­
релома больше чем остальные поражает наружный и внутренний мыщелки, что в 
свою очередь сопровождается дегенерацией мениска и хрящевых поверхностей 
коленного сустава. Многие авторы приходят к заключению, что дистальный пере­
лом голени является наиболее трудным с точки зрения прогнозирования резуль­
татов лечения [4], [6], [7], [8], [10]. Так же основаниями плохих клинических ре­
зультатов по восстановлению первоначальной анатомии кости, являются сопутст- 
в>лощие при этом поражения мягких тканей, нестабильность фиксации и плохое 
выравнивание мыщелков [11]. Стабильная фиксация отломков и осколков -  ос­
новной принцип остеосинтеза. При фиксации перелома кости имплантатом на от­
ломки действуют сгибающие силы, силы кручения и смещения. Необходимо от­
мстить, что при оскольчатых переломах, величина сил действующих непосредст­
венно на имплантат возрастает. Поэтому учитывая классификацию перелома, врач 
должен определить какой метод фиксации будет достаточным для удержания от­
ломков и осколков в заданном положении до момента образования костной мозо­
ли [21]. Основной причиной неблагоприятного исхода лечения считается неудач­
ная попытка первичной фиксации, что в большинстве случаев приводит к варус- 
ной деформации нижних конечностей и нестабильности коленного сустава [2], 
[6], [8]. Если перелом голени происходит со смещение фрагментов мыщелков, в 
таком случае необходимо хирургическое вмешательство и фиксирование перело­
ма с помощью пластины остеосинтеза [1], [3], [8]. Многие исследования показали, 
что только хирургическая фиксация отломков обеспечивает оптимальные условия 
для консолидации ОПДКК и профилактики местных осложнений [22], [23], [24]. 
При внутрисуставных переломах этот принцип является основополагающим, так 
как именно от точности репозиции отломка зависит тенденция к развитию вто­
ричного остеоартроза, который приведет к боли при движении в суставе и как 
следствие к стойкой хромоте конечности [21].
Метод конечных элементов в настоящее время становятся все более широко 
используемым средством для математического анализа биомеханики костно­
мышечной системы человека [9]. Огромное внимание уделяется компьютерному 
моделированию для достижения результатов совпадающих с клинической прак­
тикой [13], [17]. Много приведено исследований, описывающих биомеханиче­
скую систему кость/имплантат, в зависимости от различных видов пластин [16], 
[15], [18], [20]. Для моделирования внутренней структуры кости в последнее вре­
мя очень часто используют неоднородные свойства материала, описывающие за­
висимость механических свойств от плотности кости, пол>'ченных при анализе 
компьютерной томографии [9], [12], [19].
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Рис. I. М оделирование перелом а т ипа 41-С2. 
Тип перелома по А. О. групповой  классификации  
определяем ый как 41 -С 2  и задний вид  
проксимальной част и больш еберцовой  кости, 
описывающ ий располож ение двух  секущ их  
плоскост ей
Организация и методика исследования
Данные полученные при компьютерной томографии нижних конечностей 
пациента, были обработаны в программе AMIRA и получена трехмерная модель 
поверхности левой большеберцовой кости с полым костномозговым каналом. 
Дополнительно, кость была рассечена двумя плоскостями: одна плоскость, про­
ходя под углом 15 градусов, отделяет проксимальную часть от тела большеберцо­
вой кости, а вторая плоскость отделяет наружный мьпце-
лок (рис.1). Такая фрагментация 
кости соответствует перелому типа 
41-С2 по А.О. групповой классифи­
кации, характеризующий поврежде­
ние верхней суставной поверхности, 
охватывающее внутренний и наруж­
ный мыщелки (рис.2).
В дальнейшем, программное 
обеспечение ABAQUS было выбра­
но для обработки модели и создание 
в ее объеме сетки, состоящей из 
81891 конечного элемента, каждый 
из которых представляет собой “10- 
node quadratic tetrahedron” (C3D10). 
Для каждого элемента бьши при­
своены отдельные механические 
свойства в соответствии с плотностью кости, полученной при исследовании 
снимков компьютерной томографии. Основой такого метода является шкала Ха- 
унсфилда ( значения HU от -1024 до +3071) которая описывает ослабление рент­
геновского излучения проходящего через ткани человека, что в свою очередь ото­
бражается черно-белым спектром на томограмме. Визуально, чем плотнее кость, 
тем больше интенсивность пикселя на снимке. Следующая формула описывает 
зависимость модуля упругости от плотности кости [25].
Е  =  11 ,42  - (1)
где Е -  модуль упругости, ГПа; р -  относи­
тельная плотность кости^,г/см^ .
В результате расчета модулей упругости 
было установлено 75 различных характери­
стик материала в диапазоне значений от 4,6 до
17,1 ГПа. Коэффициент Пуассона для каждого 
элемента был принят равньм 0,3. Такие меха­
нические свойства модели довольно реали­
стично описьшают внутреннее строение кости, 
различая кортикальный и губчатый слои.
Трехмерная модель имплантата, пред­
ставляющего собой пластину остеосинтеза 
изготовленного из титанового сплава 
Ti6A14V, была также разделена на 43712 ко­
нечных элементов “10-node quadratic tetrahe­
drons”. Шесть винтов бьши описаны 284
“quadratic beams” которые жестко закреплены в материале кости и самого им­
плантата. Модуль упругости для всех конечные элементов представляющих пла­
стину и винты был принят равным Е= ПО ГПа с коэффициентом Пуассона 0,3.
Рис. 2. Трехмерная м одель голени  
с  проксимальной част ью, разделен ­
ной на  внут ренний и наруж ный  
сегм ент ы
161
Рис. 3. Условия нагруж ения. Распределение  
нагрузки в 1600  Н  по верхней суст авной  
поверхност и: 9 6 0 Н  на поверхност и внут реннего  
мы щ елка (73 узла) и 640Н  -  наруж ного  мыщ елка  
(42 узла)
Коэффициент трения 0,6 описывает взаимодействие системы кость/кость и 0,4 для 
системы кость/имплантат.
Общая нагрузка в 1600 Н (двойной вес тела) не­
равномерно распределена по верхней суставной по­
верхности большеберцовой кости [26]. При этом 60% 
от общей нагрузки, охватывающей поверхность площа­
дью 468 мм^ приходится на внут­
ренний мыщелок и остальные 40% 
нагрузки приложено к площади 
297 мм  ^ -  наружного мыщелка 
(рис. 3). Согласно такому закону 
распределению нагрузки, к 42 узлам 
наружного мыщелка прилагается 
нагрузка в 15 Н и 73 узла внутрен­
него мыщелка испытывают нагруз­
ку в 13 Н. Три узла дистальной час­
ти голени были жестко зафиксиро­
ваны для создания граничных усло­
вий конечно-элементной модели.
Для моделирования предварительного натяжения винтов, которое создает 
давление между фрагментами кости, способствующее скорейшему восстановле­
нию костной ткани, к трем винтам в проксимальной части голени была применена 
нагрузка «BOLT LOAD» величина которой составляла 1 Н.
Используя такую методику, было построено че­
тыре конечно-элементные модели. Так как пластина 
остеосинтеза была спроектирована для проксималь­
ной части голени, то ее форма схожа с анатомией 
большеберцовой кости. Поэтому первоначальная мо­
дель описывает положение имплантата в его положе­
нии наибольшего прилегания. Специальный алгоритм 
был использован для определения оптимального по­
ложение имплантата, который минимизирует рас­
стояние между поверхностью пластины и поверхно­
стью кости. В трех остальных случаях пластина была 
смещена на 2 мм вниз, затем на 2 мм смещена вниз и 
назад и в четвертом положение пластина поворачи­
валась на 5 градусов вокруг нижнего отверстия. Расчет четырех моделей методом 
конечных элементов был выполнен в программе ABAQUS.
Результаты исследований
В результате проведенных исследований было установлено, что значения 
максимального главного напряжение рассчитанное для винтов было близко по 
своему значению к напряжению по Мизесу для модели Г, когда имплантат был 
повернут на 5° (табл.1). Отсюда следует что вертикальное расположение пласти­
ны улучшает распределение напряжений винтов. Максимальное главное напря­
жение, рассчитанное в объеме пластины, превысило значение максимального на­
пряжения по Мизесу во всех случая. Однако только в модели Г, оба вида напря­
жения имели одинаковое положение. Для сравнения максимальное главное на­
пряжение для моделей А, Б, В, находились в дистальной части имплантата в то 
время как максимальное напряжение по Мизесу было найдено в его дистальной 
части. Вращение и отклонение имплантата от его вертикального расположения
Рис. 4. Граничны е условия  
лоды ж ки: 3 у зл а  дист альной  
части голени ж ест ко  
заф иксированы
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приводит к ухудшению распределения нагрузки в пластине и винтах. Также было 
установлено что максимальное главное напряжение имело наибольшее значение 
в 72 МПа для модели Б, когда имплантат был смещен вниз на 5мм. Предположи­
тельно, такая ситуация сложилась как следствие уменьшения контакта винт/кость. 
Последующее смещение пластины назад привело к увеличению контакта и 
уменьшению максимального главного напряжения до 37 МПа. Не смотря на это 
напряжение сдвига между фрагментами кости увеличился на 50% в сравнении с 
моделями А и Б. Минимальное напряжение сдвига 0,36 МПа бьшо рассчитано для 
модели Г, что скорей всего было вызвано расположением винтов непосредственно 
под коленной нагрузкой.
Таблица 1
Результаты, полученные при расчете конечно-элементных моделей, в программе 
ABAQUS. max S, Mises -  максимальное значение напряжения по Мизесу; max Р, 
Stress - максимальное главное напряжение. Случай А- оптимальное положение 
имплантата, случай Б- имплантат сдвинут вниз на 5тт, случай В —имплантат 
сдвинут вниз и назад на 5мм, Г- имплантат повернут на 5 градусов вокруг
нижнего отверстия
A Б В Г
m a x  S , M ise s , М П а 4 1 0 .8 3 8 0 .1 3 7 6 .4 3 0 1 .4
m a x  P , S tr e ss , М П а 3 1 1 .2 2 6 7 .2 2 3 8 .8 2 7 7 .5
Р а з н о с т ь  S -P , М П а 9 9 .6 1 1 2 .9 1 3 7 .6 2 3 .9
Принимая во внимание все полученные результаты можно сделать выводы.
что:
1. При проектировании пластин остеосинтеза необходимо максимально воз­
можно приблизить форму имплантата к поверхности большеберцовой кости.
2. При фиксации анатомической пластины желательно задавать ей верти­
кальное положение при этом проксимальная часть пластины должна максимально 
покрывать поверхность проксимального отдела голени
3. Дистальная часть пластины должна направлять винты в переднюю грань 
большеберцовой кости.
Имплантат, удовлетворяющий этим условиям, в случае наилучшего приле­
гания, будет обеспечивать оптимальную фиксацию перелома.
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